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Resumen

Se han realizdo diversos estudios de las valvuas cardiacas nativas y de la sangre para emular su
comportamiento. Se sabe que las vdlvulas naturales mantienen los niveles de la tasa de rapidez
de deformacion de la sangre por debajo de un valor critico para evitar la coagulacién, mientras
que algunas protesis lo exceden causando trombosis. Es conocido también que las vdlvulas na-
tivas presentan una geometria compleja con dos curvaturas principales: la debida al cierre de
la vélvula y la que se da por la disposicion de las valvas en el anillo de sutura. Se sabe que al
incrementar la curvatura de una membrana aumenta también su rigidez, lo que puede afectar la

deformacion del flujo.

El objetivo de este trabajo es analizar el efecto que tiene la segunda curvatura de las valvas
en las caracteristicas del flujo con el que interactda. Para lograrlo se puso en marcha un arreglo
experimental que simula el funcionamiento del sistema circulatorio humano pero se cambio la
véalvula cardiaca por una membrana de diferentes caracteristicas en cada prueba. Se midi6 la
deflexién que experimentan las valvas, asi como las principales propiedades del flujo, tales co-
mo campo de velocidades, vorticidad, magnitud del tensor rapidez de deformacién y esfuerzos
viscosos. Para ello, se uso la técnica de Velocimetria por Imédgenes de Particulas (PIV) en flu-
jos estacionarios y combinada con una técnica de barrido en fase (Phase Locking) para obtener
ciclos promedio en flujos pulsatiles. Los datos recabados se analizaron con diferentes c6digos
de Matlab. Los resultados arrojan una tendencia de incremento de la tasa de rapidez de defor-
macién como funcién del médulo de rigidez a flexion, una cantidad que depende directamente
de la geometria y material de las membranas. Se concluye que la deformacién en un flujo en
interaccion con una valva depende fuertemente de un conjunto de caracteristicas propias del

s6lido, no sélo de la curvatura, pero ésta juega un papel muy importante.
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Motivacion

Entre los problemas de salud mas comunes estdn las valvulopatias, es decir, las vélvulas car-
diacas dejan de funcionar correctamente. En ocasiones, las védlvulas pueden ser reparadas con
cirugia y no se presentan riesgos mayores; pero en otras se requiere su reemplazo por una pro-
tesis. Los disefios actuales de valvulas cardiacas protésicas presentan serias desventajas para la
calidad de vida de los pacientes portadores. Por ello, es necesario crear un disefio éptimo que
combine la durabilidad y la compatibilidad que las prétesis actuales tienen por separado. En los
tltimos afios se han realizado mejoras considerables en el disefio y la manufactura de valvulas
cardiacas protésicas. Estos avances estdn relacionados directamente con los materiales de las
valvas, pero muy pocos con su geometria. El estado en el que las vdlvulas no experimentan un
gradiente de presion o no hay flujo a través de las mismas es conocido como estado neutro de
relajacion y sin deformacion y por lo tanto tienen geometria neutra. Cuando a las valvas se les
aplica un gradiente de presion se deforman. Esta deformacion depende de la geometria neutra y
de las propiedades del material. El valor la presion en condiciones naturales normales es de 80
a 100 mmHg en la aorta.

Andlisis y pruebas de laboratorio han demostrado que los prototipos de prétesis de materiales
poliméricos tienen un desempeio superior al de las prétesis actuales en cuanto a caida de pre-
sién y valores de esfuerzos provocados en la sangre se refiere. Por lo anterior, las prétesis de
valvas poliméricas parecen ser una alternativa viable. En este estudio se analiza el efecto de la
geometria de varias membranas poliméricas en el flujo, calculando los esfuerzos que el sistema

experimenta y que estdn asociados a la activacon de la coagulacién.
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Capitulo 1

Antecedentes

1.1. Anatomia cardiaca

El corazén es el 6rgano mas importante del sistema circulatorio humano y se caracteriza por
poseer cuatro cavidades: la auricula derecha, la auricula izquierda, el ventriculo derecho y el
ventriculo izquierdo. Su funcién principal es bombear sangre a todo el cuerpo a través de las
arterias, las venas y los vasos capilares. El flujo sanguineo es regulado por cuatro valvulas

localizadas, cada una, a la salida de las cavidades mencionadas (figura 1.1).

rteria carétida izquierda comin
Arteria braquiocefilica

Arteria subclavia izquierda

Vena braquiocefalica izquierda

Vena cava superior
Arco aértico
Vena cava superior

Tronco pulmonar

Auricula
derecha

Viélvula
aértica % f A 3 . izquierda
i) '\ % circunfleja
e Valvula b\
* mitral
Arteria
‘ descendiente
Chordae N anterior izquierda
i tendinae

Miisculos

Valvula
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trichspide

\ “
B \
. LN A 1 r——t—v—* Ventriculo izquierdo
Vena cava inferior [ )
1 r Marginal agudo —

.. Marginal
obtuso

Ventriculo derecho T ¢P£' Vértice del corazén Arteria descendiente posterior

Figura 1.1: Estructura del corazén humano. Ref [19]



1.1. ANATOMIA CARDIACA CAPITULO 1. ANTECEDENTES

1.1.1. Funcion y caracteristicas de las valvulas cardiacas

La funcién de las vdlvulas cardiacas es mantener el flujo unidireccional de sangre en el sistema
cardiovascular. El corazén cuenta con cuatro valvulas, dos internas o atrioventriculares (la val-
vula mitral, entre la auricula y el ventriculo izquierdos del corazén y la valvula tricdspide, que
se encuentra del lado derecho) y dos externas, la valvula pulmonar y la védlvula aorta, cuyo flujo
desemboca en los vasos sanguineos que dan nombre a dichas valvulas (figura 1.2). Las valvulas,
a su vez, estdn compuestas de tres valvas, que son las hojas que abren y cierran permitiendo o

impidiendo el flujo, excepto la védlvula mitral que consta tinicamente de dos valvas.

Venas pulmonares

Valvula trichspide / \‘\

Walvula
mitral

Auricula izguierda

\alvula pulmonar

Figura 1.2: Vélvulas cardiacas nativas. Ref [19]

El ciclo cardiaco consiste en dos fases principales: la didstole se da cuando los ventriculos se
relajan y las valvulas adrtica y pulmonar se cierran mientras que las valvulas mitral y trictspi-
de se abren para permitir el flujo sanguineo desde las auriculas hacia los ventriculos. En este
periodo las auriculas se contraen, permitiendo un mayor ingreso de sangre a los ventriculos. La
sistole se da cuando los ventriculos se contraen, las vdlvulas mitral y trictipide se cierran, y las
valvulas adrtica y pulmonar se abren para permitir el flujo de sangre por estas vias. La relacion
(de duracioén respecto al ciclo cardiaco) sistole/didstole es conocida como fraccién sistdlica y

para un ciclo cardico promedio le corresponde un valor de 0.35.

Las valvulas del lado izquierdo del corazén soportan presiones mucho mayores (120 mmHg
aproximadamente) a las del lado derecho (30 mmHg aproximadamente). En promedio, el cora-
z6n bombea entre 3 y 5 litros de sangre por minuto, provocando altos esfuerzos en la superficie

de las valvas, dafio que es reparado por las células en el tejido de las mismas [3].
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CAPITULO 1. ANTECEDENTES 1.1. ANATOMIA CARDIACA

1.1.2. Estructura de las valvas

El tejido que componen las valvas es flexible y muy delgado, menor a 1 mm de espesor. Estéd
constituido por tres membranas, una capa fibrosa, una ventricular y otra mds, conocida como
esponjosa. Para la vdlvula adrtica la capa fibrosa se encuentra de cara a la aorta y se compone
de hojas de coldgeno y un pequeiio arreglo de paquetes de elastina orientados en direccion de
la circunferencia. La capa ventricular cubre la cara de la valva que estd del lado del corazén, es
considerablemente mads eldstica que la capa fibrosa y sus componentes estin menos organizados
para facilitar la relajacion. Entre las capas fibrosa y ventricular se encuentra la capa esponjosa
compuesta de glicosaminoglicanos y algunas proteinas fibrosas [3]. A su vez, el tejido consiste
en una serie de pliegues alineados y paralelos a la orilla libre de la valva, convirtiendo al tejido

valvular en un material anisotropico (figura 1.3).

Elastina

Sistole Diastole

Figura 1.3: Esquema del tejido valvular. Se observan los pliegues de elastina en el tejido, la contaccién en la istole y la relajacién en la didstole. Ref. [3]

Ademas, el modulo elastico de una valva nativa es variable en el ciclo cardiaco. Las valvas
tienen un modulo eldstico mayor (mayor rigidez) en la didstole, debido a la capa fibrosa, que
reduce cambios en la longitud de las mismas, mientras que en la sistole la rigidez disminuye
para reducir los esfuerzos de flexion [4]. Diversas pruebas mecdnicas en las dos direcciones
principales del tejido (direccion radial y circunferencial) [3] han arrojado los valores del médu-

lo elastico en la fase lineal y en la fase no lineal del material:

Zona lineal

= 2 - 10 kPa en direccion radial

= 20 - 100 kPa en direccién circunferencial
Zona no lineal

m de 1 a2 MPa en direccidn radial




1.2. PROTESIS DE VALVULAS CARDIACAS CAPITULO 1. ANTECEDENTES

= de 8 a 12 MPa en direccion circunferencial
extensibilidad:

= de 0.6 a 0.8 radial

= de 0.2 a 0.3 circunferencial

Sin embargo, los valores antes mencionados son promedio, ya que el tejido de laraiz es de 10 a

50 veces mds rigido que el de la cuspide.

Las valvas estdn adheridas a un anillo llamado anillo valvular que provoca una curvatura y
las mantiene en mutua oposicion, ademds cuentan con un tejido que se superpone asegurando
un cierre correcto durante la didstole. El anillo valvular se expande durante esta etapa para pre-
venir un prolapso debido al cierre. Durante la sistole la apertura de la vdlvula se da en un tiempo
menor a 160, segundos mientras que el cierre se da de manera mds gradual y éste depende de
la presion transvalvular y de los vortices formados en los senos de Valsalva. La reduccién de la
velocidad sanguinea a la salida del ventriculo provoca una bifurcacién del flujo y parte de este
recircula debajo de las valvas creando vortices. Estos vortices ayudan a confinar la sangre oxi-
genada en la arteria (efecto embudo) y al mismo tiempo crean un pequefio gradiente de presion

que provoca un cerrado suave y més eficiente [3].

1.2. Protesis de valvulas cardiacas

Las vélvulas cardiacas pueden sufrir ciertas patologias, llamadas valvulopatias, que alteran su
funcionamiento. Las valvulopatias pueden originarse por anomalias congénitas, cicatrices pos-
tinflamatorias, degeneracion por envejecimiento, dilatacion del anillo valvular y destruccion
aguda por inflamacién necrotizante [6]. Los dos tipos principales de valvulopatias son el estre-
chamiento o la rigidez anormal de las valvas, conocida como estenosis, y la incapacidad de la
vdlvula para cerrarse completamente, que provoca insuficiencia cardiaca. Las vélvulas mitral
y adrtica sufren valvulopatias con mayor frecuencia, por lo que la insuficiencia incide direc-
tamente sobre los 6rganos irrigados o puede provocar, incluso, trombosis auricular izquierda
[6].

La reparacion de las lesiones valvulares resulta a veces imposible, por lo que es necesario sus-
tituir la vélvula natural. Las valvulas cardiacas de reemplazo son dispositivos disefiados para
reproducir la funcién de una valvula cardiaca natural y, en algunos casos, también la forma
(Téllez de Peralta, 1998)[7].

Las vélvulas de reemplazo constan de 3 elementos principales:

= Anillo, generalmente metélico, que se recubre con Teflon o Dacrén y es la zona desde la

que se sutura para el implante.




CAPITULO 1. ANTECEDENTES 1.2. PROTESIS DE VALVULAS CARDIACAS

= Mecanismo obturador u oclusor que abre y cierra permitiendo el flujo sanguineo.

= Soporte dentro del cual se mueve el oclusor o, en el caso de la prétesis bioldgicas, la

estructura en la que se montan las valvas.

Existen dos tipos de prétesis valvulares: las de tipo mecénico y las de tipo bioldgico. Las val-
vulas mecdnicas son elaboradas con materiales sintéticos como son metales, cerdmicos y poli-
meros, mientras que en las bioldgicas se emplea pericardio bovino o porcino, modificados con
tratamientos fisicoquimicos para preservar el material y remover proteinas antigénicas (figura
1.4).

(2) (b)

Figura 1.4: Prétesis de vélvulas cardiacas: a) Vélvula mecdnica de dos hojas. b) Valvula biolégica. Ref [20]

Es bien sabido que las valvulas bioldgicas tienen un periodo de vida promedio de 20 afios, pues
al ser tejidos muertos sufren degradacion, calcificacion, fibrosis, retracciones o desgarros, que
limitan su funcionalidad [7]. La sustitucion de las protesis es obligada. La principal ventaja de
las bioprotesis es la biocompatibilidad y no provocar fendmenos tromboembdlicos.

Debido a la minima durabilidad de las valvulas bioldgicas, el uso de valvulas mecénicas se ha
extendido en la mayoria de los transplantes. Sin embargo, éstas tltimas estin relacionadas con
problemas de coagulacién y trombosis [9] y [10], por lo que los pacientes portadores de una

valvula mecénica requieren tratamientos anticoagulantes de por vida [10].

1.2.1. Cinematica de las valvulas protésicas

Las caracteristicas descritas en la seccon anterior proporcionan una geometria muy particular
a las valvas para la deformacién y la apertura de la védlvula. A su vez, esta geometria afecta

directamente al flujo sanguineo. La comparacion entre valvulas cardiacas protésicas [5] muestra

5



1.2. PROTESIS DE VALVULAS CARDIACAS CAPITULO 1. ANTECEDENTES

que la velocidad y los esfuerzos cortantes en la sangre provocados por una prétesis depende del
tipo de la misma y estdn asociados a la activacion de la coagulacién y a la hemolisis.

El didmetro de una valvula juega un papel importante. Los didmetros de los anillos de sutura
de las protesis suelen ser pequeiios (radio interno de 23 mm y radio externo de 25 mm como
tamafo clinico) lo que provoca grandes caidas de presion y altos esfuerzos cortantes debido a
los importantes gradientes de velocidades. Estos esfuerzos cortantes y el tiempo de exposicion
de las células a los mismos, son los responsables del dafio sanguineo (Coagulacion y hemdlisis).
Algunos andlisis [5] han arrojado 500N/m? como valor critico de esfuerzos cortantes para 1
s de exposicion en la sangre para provocar hemolisis y coagulaciéon. Un andlisis de esfuerzos
en la sangre provocados por una vélvula cardiaca protésica fue hecho por [S] en 2001, cuyos

resultados se muestran en la figura 1.5.

(@ (b)

Figura 1.5: Prétesis de valvulas cardiacas: a) Vélvula St. Jude bivalva, b) Perfiles de esfuerzos cortantes maximos para una valvula St. Jude para 7, 14, 21 y 28 mm

aguas abajo. Andlisis in vitro. Ref. [5]

En las vélvulas bioldgicas existe un chorro central de gran velocidad, en contraste con el fluido

circundante, provocando grandes valores de turbulencia.

1.2.2. Cinematica de las valvulas nativas

Las vélvulas nativas presentan una cinématica diferente respecto a las prétesis. La principal
diferencia entre las valva naturales y las sintéticas es el mddulo de elasticidad variable en la
direccion circunferencial del tejido natural [4]. Estudios han demostrado que en la sistole las
valvas naturales experimentan esfuerzos menores al de las prétesis actuales, ademads, carecen
de esfuerzos de compresion [4]. Los esfuerzos debidos a la tension de las valvas en la didstole,
despreciando los esfuerzos de cierre, se conocen como esfuerzos de membrana y se da a través

de todo el espesor de las valvas. Los esfuerzos debidos al cierre de la vdlvula se denominan

6
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esfuerzos de cierre.

Sistole Diastole

Presién

adrtica

Presién
ventricular .

Cierra VM

Flujo
valvula mitral

Flujo Cierra VA

valvula aértica

ECG

Contraccion Relajacion Tiempo ms
isovolumétrica isovolumeétrica

Figura 1.6: Esquema de presiones y flujos tipicos en las védlvulas nativas adrtica y mitral. Tomada de [1]

La presion sobre las valvulas varia ciclicamente (figura 1.6) lo que produce un cambio en la

curvatura de las valvas en direccion circunferencial de sistole a diastole.

1.3. Geometria de las valvas: dos curvaturas principales

En el caso de las vélvulas naturales y protesis bioldgicas las valvas presentan al menos dos
curvaturas principales (figura 1.7). Es bien sabido que la curvatura da rigidez a una estructura
eldstica. Entonces, si se desea completar un estudio de la interaccién de una membrana flexible

con un flujo, debe analizarse el efecto de una curvatura generalizada y su respuesta mecanica.

En este estudio se identifica, por primera vez, los pardmetros geométricos y propiedades fisicas

que debe tener una ldmina flexible para que funcione como una valvula cardiaca.
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Segunda curvatura:
debida al arillo de
sutura

Primera curvatura:
debida al cierre de

las valvas -

Figura 1.7: Curvaturas principales presentes en las vdlvulas cardiacas naturales y biolégicas. Ref []

Es necesario considerar todos los factores que interactian para que el disefio de una protesis

valvular ideal funcione de la manera que se busca.

1.4. Flujo sanguineo

El flujo sanguineo es caracterizado por varios efectos, como la elasticidad, el estrechamiento
y ensanchamiento de los vasos y la particularidad mas importante de ser un flujo pulsatil. La
velocidad de la sangre varia en funcién de su posicion en el vaso, creando el perfil de veloci-
dad. En el caso ideal, flujo en una tuberia cilindrica rigida, se trata como un perfil de velocidad
parabolico, en el que la velocidad es maxima en el centro del vaso y cero en las paredes. Sin
embargo, los perfiles de velocidad de los vasos del cuerpo suelen ser mas complejos, no tienen
la simetria radial y varian con el tiempo durante el ciclo cardiaco [12]. Ademads, el perfil de
velocidad varia durante el ciclo cardiaco. La onda de flujo correspondiente a cada instante de-
pende directamente del gradiente de presion. La sangre eyectada por el corazon pasa a la aorta
provocando la expansion de dicha arteria. La region expandida desciende por el arbol arterial
en forma de onda de presion. Si la arteria es alargada y recta, en un punto concreto del vaso, la

presion alcanza un maximo y a continuacion disminuye hasta el valor basal [12].

{]
]
&
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CAPITULO 1. ANTECEDENTES 1.4. FLUJO SANGUINEO

1.4.1. Daiio en las células sanguineas

Los estudios previos permiten suponer que los esfuerzos cortantes y la rapidez de deformacion
del fluido inducidos por las vélvulas artificiales en el flujo estdn ligados directamente al dafio

sanguineo [10].

Las dreas de altos esfuerzos cortantes coinciden con las zonas de dafo sanguineo y activacion
de las plaquetas para la formacion de trombos [14] asociada con la activacion del factor von
Willebrand como un reparador del sistema vascular. Como resultado, se producen codgulos en
regiones cercanas a la prétesis. El factor von Willebrand es una proteina presente en la sangre
que permanece enrollada hasta que ciertas condiciones de flujo la activan, provocando su desen-
volvimiento y la segregacion de una sustancia a la que se adhieren las células sanguineas para
formar codgulos. Estudios formales de la dindmica han demostrado que las tasas de corte en ar-
terias pequeias, donde la actividad precoagulatoria del factor von Willebrand es predominante,
son del orden de 1000 s~

El tamafio de los globulos del factor von Willebrand ha sido estimadoend ~ 2 pm [14] en su
forma compacta, que se conserva por debajo del valor critico de los esfuerzos cortantes (esti-
mado en J.,;; = 5000 [s7!]). Superado este valor critico, el factor von Willebrand se extiende
como una fibra que alcanza la longitud promedio de | = 15 pm (figura 1.8 ). Se sabe también
que este proceso es reversible, pues la proteina comienza a relajarse hasta alcanzar su forma
compacta cuando la intensidad de los esfuerzos disminuye [14].

La formacién de agregados plaquetarios y del factor von Willebrand en presencia de una val-
vula protésica han aumentado los cuestionamientos acerca de las razones por las cuales no se
encuentran bajo condiciones fisioldgicas normales. Desde el punto de vista hidrodindmico, las
condiciones de esfuerzos cortantes en el flujo necesarias para iniciar la activacién plaquetaria
y del factor von Willebrand son bastante raras lejos de la superficie vascular, disminuyendo la
probabilidad de encontrar la proteina activa [14]. Considerando este argumento, se concluye que
en el escenario in vivo, las condiciones necesarias para la activacion del factor von Willebrand

se dan en raras ocasiones.
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Figura 1.8: Factor von Willebrand en tres diferentes configuarciones: (a) semicolapsada; (b) colapsada; (c) extendida. La figura (d) muestra resultados experimen-
tales de la extension promedio (cuadrados) del factor von Willebrand y su razén de adherencia normalizada (rombos) como funcién del esfuerzo cortante. (Obtenida

de [14]

1.4.2. Numeros de Reynolds y Womersley

El ndmero de Reynolds es la principal herramienta matematica para caracterizar a los flujos.
En el cuerpo humano, la sangre circula en un régimen laminar, excepto en la aorta ascendente
y en la arteria pulmonar (con valvulas sanas). En la regién postestendtica se produce un flujo
turbulento [12]. Para un flujo estacionario, la transiciéon de flujo laminar a turbulento se da al
llegar a Re ~ 2300

_pvd
R

Re (1.1)

en la que p y p son la densidad y viscosidad del fluido newtoniano; V es la velocidad promedio

del flujo y d el diametro del conducto por el que el fluido circula.

En un flujo pulsitil es relevante el nimero de Womersley, que toma en cuenta la frecuencia w

de la bomba que genera el flujo para determinar la distribucion de velocidades:

wo= 4 /% (1.2)
2V p

El numero de Womersley resalta los efectos no estacionarios de un flujo pulsatil. La tabla 1.3
muestra la comparacion de los nimeros de Reynolds y Womersley en la circulacién sanguinea

del cuerpo humano.
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CAPITULO 1. ANTECEDENTES 1.5. PRINCIPIOS BASICOS DE MECANICA DE SOLIDOS

Wo Velocidad <2 | Re
Media | Sistolica - Diastolica | Medio | Max.

Circulacién sistémica

Aorta ascendente | 21 18 112 - 0 1500 | 9400
Aorta descendente | 12 14 75 - 0 640 3600
Arteria renal 4 40 73 - 26 700 1300
Arteria femoral 4 12 52 - 2 200 860
Vena femoral 7 4 - 104
Vena cava superior | 15 9 23 - 0 550 1400
Vena cava inferior | 17 21 46 - 0 1400 | 3000

Circulacién pulmonar
Arteria 20 19 96 - 0 1600 | 7800
Vena 10 19 38 - 10 800 2200

Tabla 1.1: Numeros de Re y Wo para la circulacion sanguinea de una persona de 70[kg] en reposo. Ref [15]

1.5. Principios basicos de mecanica de sélidos

1.5.1. Ecuaciones de Navier para sélido deformable. Caso bidimensional

En el sistema estudiado, las membranas sufren importantes deformaciones al tener contacto con

los distintos flujos. En este estudio las deformaciones se deben a cargas distribuidas.

El comportamiento esfuerzo-deformacion de las membranas eldsticas es no lineal. Sin embargo,
la no linealidad puede ser analizada como dos comportamientos en conjunto: deformaciones fi-
nitas y comportamiento no lineal. Se considera que los materiales usados (neopreno y hule
silicon) son linealmente eldsticos para las deformaciones experimentadas en este estudio. El
modulo que se usard en el andlisis es cdlculado a partir de la pendiente de la recta que va desde

el origen hasta el punto de interés en la curva esfuerzo - deformacion.

Con las suposiciones anteriores las ecuaciones que gobiernan la deformacién de un sélido son

u, + ou, o Vu
Ps | 5¢2 ot ot %

donde ps es la densidad del sélido, ges el tensor de esfuerzos, C son las fuerzas de cuerpo

=V-0+C (1.3)

y u, es el campo vectorial de desplazamiento del sélido. Las ecuaciones anteriores son las

ecuaciones generales de Navier, cuya ecuacion constitutiva, para O es
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0 =AsTr (g) I+ 2pse (1.4)

en la que A; y p15 son las contantes de Lamé y £ es el tensor de deformaciones

e (Vu,+ V") (1.5)

Las constantes de Lamé se relacionan con el mddulo de elasticidad o médulo de Young E; y el
coeficiente de Poisson v, de la siguiente manera

Es Vs
s:1+v51—2v5 (1.6)
Es
L= 1.
Hs = 0 + ) (1.7)

Al sustituir la ecuacion constitutiva en la ecuacion vectorial de Navier, se obtiene

u, ou, 0
ps | ot + o 5 Vs | = E[CIV(V u) + C2V - (Vu )]+ C (1)
2V,
C1=C2 [1 “ow, + 1} (1.9)
1
02=2u+%)

El coficiente de Poisson para polimeros elasticos cumple con 0.3 < vg < 0.5. Considerando al
material como incompresible

Tr(g) = (V-u)=0

y despreciando las fuerzas de cuerpo,las ecuaciones se reducen a

us Ous Fus 0Ovs O%u, E, Fus  Fus

Ds + + — = + (1.10)
ot ot otox ot otoy 21 + vs) | Ox? oy?
&#vs Ous OPv,  0Ovs 0P E, FPvs 0Py,

Ps + + — = + (1.11)
ot ot otox ot otdy 21 + vs) | Ox? oy?

para s6lido eléstico, incompresible, homogéneo isotrpico y linealmente independiente, some-
tido a deformaciones finitas.
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1.5.2. Deflexion de vigas delgadas

Una herramienta muy util para el estudio de la deformacién de membranas eldsticas es la teo-
ria de aproximacion de la deflexion de vigas delgadas. Se considera una viga delgada con las

siguientes condiciones

¥
s
4 f(x,t)

v(o,t) -M(L,t)

m )

M(0,t) -V(L,t) x
L
Figura 1.9: Deflexion de vigas delgadas. Viga sometida a una carga distribuida f(x, t). La velocidad en el punto marcado es vs(0, t) = 0.

La viga estd inicialmente en reposo y en posicion recta

No hay desplazamientos en direccién horizontal

El desplazamiento vertical es el mismo para toda la seccion transversal, por lo que el
movimiento del s6lido depende inicamente de la posicion horizontal y del tiempo (ciclo),
us = us(x, t)

oMug
oxm,

Desplazamientos pequefios | us |< 1 <<lparam >1yn=1,2,3

Con las suposiciones anteriores y haciendo un balance de momentum lineal y angular, la ecua-
cion diferencial que describe el movimiento vertical de una viga como la de la figura 1.9
d'u du u
Eslﬂ _ps[ﬂ +psAﬂ
Ox* ot?0x? ot?
donde I representa el segundo momento de inercia I = [ [ y2dA, ecuacién donde A es el drea

= f (x,1) (1.12)

de la secci6n transversal de la viga, A = [ [ dAy f(x, t) es la carga distribuida por unidad de
longitud [11].
Para el caso de vigas empotradas se establecen las siguientes condiciones de frontera
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» us(0, t) = 0, la deflexién en el extremo empotrado es nula

dus(0,t)
Ox

= 0, la pendiente en el extremo empotrado es cero

» M(L,t) = EI % = 0, el momento flexionante en el extremo libre de la viga es nulo

w V(L,t) = psl aSau;zg;t) —EI 63%;% 1) — 0, el esfuerzo contante es despreciable en el extremo

libre del viga

Con esta expresion puede evaluarse el efecto de la geometria y las propiedades elésticas en la
deflexién de una lamina flexible. Sin embargo, sigue siendo un problema dificil de resolver [8].
El andlisis presentado en este trabajo se refiere a la interaccion sélido - fluido y se requiere un
modelo en el que se incluyan y resuelvan de manera simultanea las ecuaciones de la dindmica de
fluidos y la mecdanica de s6lidos. Aun con todas las simplificaciones descritas anteriormente, se
tiene un sistema muy complejo, que combina métodos experimentales, analiticos y numéricos

para hallar una solucién.

1.6. Objetivos del estudio

Objetivo general:
Estudiar las caracteristicas de flujos en interaccién con membranas eldsticas con distintas pro-

piedades materiales y geométricas.

Objetivos particulares:

Estudiar el efecto que tiene la curvatura de una membrana flexible en un flujo en régimen esta-
cionario y en un flujo pulsatil.

Estudiar el efecto la interaccion sélido - fluido tales como esfuerzos, turbulencia y la rapidez de

deformacion en el flujo.
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Capitulo 2

Desarrollo experimental

En este capitulo se describe el equipo experimental utilizado y la forma en la que se obtuvieron
las mediciones para este estudio. Inicalmente se describe el modelo que emula el sistema car-
diaco humano, las técnica de cdmara rdpida y Velocimetria por Imagenes de Particulas ( PIV,
por sus siglas en inglés). Enseguida, se detalla el proceso de obtencion de datos experimentales.

Finalmente, se analizan los datos para llegar a los resultados del siguiente capitulo.

2.1. Modelo Windkessel

El modelo Windkessel es una representacion simplificada del sistema circulatorio humano. Su
principal caracteristica es que simula los principales elementos del aparato circulatorio; es decir,
consta de un elemento basado en la resistencia que provocan los vasos pequeiios al flujo san-
guineo y un elemento de conformidad (o complensacién) que representa la elasticidad de los
vasos de didmetro mayor y que tienen una mejor capacidad para almacenar energia que permite

producir un flujo laminar en venas y arterias [16].

El valor total de la compensacion arterial, C, es la relacion del cambio de volumen respecto al
cambio de presion:

AV

C=— (2.1)

AP
La ley de Poiseuille establece que la resistencia es inversamente proporcional al radio de los
vasos sanguineos, es decir, los vasos mas pequefios como los capilares y las arteriolas ofrecen
mayor resistencia al flujo sanguineo. La resistencia total del sistema puede obtenerse con la
suma de las resistencias de todos los vasos pequeios.
Es importante aclarar que el modelo se basa en las variaciones de presién simultdneas en todo

el sistema circulatorio, es decir, no toma en cuenta la distribucion de los gradientes de presion
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Tanque de compensacion
(Windkessel)
Canal y Bomba

valvula check

Valvula de aguja
T
/ / ==

— —
\_/—!#—
Venas X / ~ —aae

Elasticidad de los vasos de Resistencia periférica

Corazon y valvulas g £
mayor diametro (vasos de menor diametro)

cardiacas

Figura 2.1: Modelo Windkessel. En la parte superior se ilustran los comp tes de dicho modelo, mientras que en la parte inferior se compara con el

sistema circulatorio. Ref. [16]

[16].

2.2. Sistema Experimental

El elemento central del experimento es un juego de valvas dispuestas con distintas curvaturas
y materiales. La primera parte de la investigacion consistié en estudios de flujo estacionario.
Se utilizaron valvas de 3 materiales distinto y 2 longitudes diferentes, considerando 6 valvas en

total, todas ellas, sin curvatura, tabla 2.1.

Material | Longitud | Espesor | Segundo momento | Médulo elastico | Rigidez a flexién
mm mm de inercia m* x10%kg/m3? kgm3/s®

Neopreno 15 0.7 1.34 x 10712 2.96 3.94 x 1076
26

Silicén 1 15 0.8 2.05 x 10712 2.20 451 x 1076
26

Silicén 2 15 0.4 2.50 x 10713 2.15 5.39 x 1077
26

Tabla 2.1: Caracteristicas de las valvas en flujos permanentes.

Las valvas descritas en la tabla 2.1 fueron sometidas a deformaciones bajo 7 diferentes flujos
en régimen estacionario, para lo cual se usé una bomba centrifuga. Las magnitudes de los flujos

son especificadas en la tabla 2.2. Se menciona también que el tiempo de medicién fue de 200
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muestras para cada experimento y se realizaron 4 experimentos por valva y flujo, dando asi un

total de 168 pruebas.

Experimento permanente | Flujo Volumétrico | Re
l/s

0 0.30 750
1 0.44 1100
2 0.53 1325
3 0.58 1450
4 0.60 1500
5 0.62 1550
6 0.64 1600

Tabla 2.2: Parametros de la bomba centrifuga de flujo permanente. Valores de los 7 flujos utilizados.

Cabe mencionar que las magnitudes de los flujos fueron elegidas con base en la capacidad de
una valvula de aguja y se decidié que el cierre de dicha valvula fuera simétrico. El “Flujo 0”
es la capacidad maxima de la bomba y de la vdlvula, mientras que el "Flujo 6” se debe a la

capacidad minima de la vélvula.

De esta primera etapa de experimentos se analizaron las deflexiones (comparacion tnica de pro-
piedades de los materiales) y el efecto en el flujo, determinando para cada sistema de interaccién

flujo - valva la tasa de rapidez de deformacion y los esfuerzos viscosos en el fluido.

En la segunda parte de experimentos, los materiales estudiados fueron silicon 2 y neopreno.
Por cada material se probaron cuatro curvaturas distintas y sélo una longitud 26mm, teniendo
un total de 8 valvas, con las caracteristicas de las tabla 2.3. Para variar la curvatura, las valvas
fueron colocadas ente dos piezas de acrilico maquinadas con la curvatura deseada que al cerrarse

aprisionaban las membranas curvandolas para el andlisis.
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CAPITULO 2. DESARROLLO EXPERIMENTAL

Curvatura | Espesor Segundo Densidad Moédulo de Moédulo de
Material | Valva m™! mm momento de kg/m? elasticidad rigidez a
inercia m* 1 x 10% kg/m - s*> | flexién kg - m3/s?
Ny 0.0 1.34 x 10712 3.98 x 107°
Neopreno Ny 1.0 0.7 1.88 x 10-11 1140 2.96 5.57 x 107°
N3 2.0 4.02 x 101 1.19 x 1074
N, 4.0 3.53 x 10~ 1.04 x 1074
S 0.0 2.50 x 1013 5.39 x 1077
Silicén S 1.0 0.4 1.03 x 10~ 1070 2.15 2.22 x 107°
Ss3 2.0 2.27 x 10~ 4.90 x 107°
S, 4.0 2.03 x 10~ 4.35 x 107°

Tabla 2.3: Valvas estudiadas, curvaturas y propiedades de los materiales.

Esta vez, las membranas eldsticas fueron sometidas a deformaciones bajo 12 flujos distintos

(4 frecuencias y 3 volumenes desplazados), todos ellos de naturalez pulsétil. Para dicho fin,

se utiliz6 una bomba peristéltica, cuyo rango de operaciéon se menciona en la tabla 2.4. Cada

valva fue sometida a los 12 flujos, siendo en total 96 combinaciones. En cada combinacion se

analizaron 200 ciclos usando la técnica de barrido de fase (Phase Locking) en 12 instantes para

cada uno (11 en intervalos iguales y una para la maxima deflexién que corresponde a t/T =

0.35, ya que la fraccion sistdlica es de 0.35). Ademas, por cada combinacion se realizaron 2

pruebas, para probar la repetibilidad.

2.2.1.

Parametro Magnitud Unidades
Frecuencia de bombeo 40, 60, ciclos/minuto
70,90
Volumen desplazado 30, 45, 60 cm?/ golpe
(durante la fase sistdlica)
Fraccion sistélica 35/65 % del ciclo

Tabla 2.4: Magnitudes usadas en las mediciones experimentales para cada pardmetro de la bomba peristaltica.

Elementos del sistema experimental

Ademads de las valvas flexibles y las dos bombas descritas en la seccion anterior, los elementos

que se mencionan a continuacion conforman el equipo experimental.
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1. Canal de pruebas: Las valvas fueron instaladas en un canal de seccion rectangular de acri-
lico con el fin de permitir la visualizacién del movimiento de la valva y del flujo. La parte
superior del canal se tiene una "zona de laminarizacién"que consiste en una cavidad relle-

na con popotes.

2. Elemento de compensacién: El volumen de gas en su interior se comprime y se expande

en cada ciclo, simulando asi la elasticidad de los vasos sanguineos.

3. El recipiente consiste de un cilindro de 155 mm de didmetro y 319 mm de altura. En las
mediciones experimentales se utilizé una altura de 155 mm de colchén de aire, igual al

didmetro del tanque.

4. Valvula de aguja: La resistencia al flujo que presentan los vasos de didmetro menor es
representada con una valvula de aguja. En ella se presenta una caida de presion regida por

la siguiente relacion

2
- (2)
donde Ap es la caida de presién, Q es el flujo volumétrico que pasa por la valvulay C,
es un coeficiente asociado a la valvula cuyo valor cuando estd completamente abierta es
C, = 1.6. (Dato de fabricante).

Para las mediciones aqui discutidas la vdlvula se mantuvo completamente abierta.

5. Sustancia de trabajo: Para realizar las mediciones de esta investigacion se utilizé agua cuya
principal ventaja es que permite el acceso Optico. Respecto a las caracteristicas reoldgicas,
es importante recordar que la sangre presenta un comportamiento newtoniano en vasos
grandes, que es la escala correspondiente a los experimentos, por lo que usando agua

puede tenerse una buena aproximacion, tabla 2.5.
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Sustancia Propiedad
Densidad | Viscosidad dindmica
kg/m?® kg/ms
Sangre 1050 0.0035
Agua 1000 0.0010

Tabla 2.5: Comparacion de las propiedades del agua y de la sangre.

6. Transductores de presion: Estos dispositivos se componen de membranas que se deforman
al aplicarles una fuerza. Esta fuerza se convierte en una sefial eléctrica de voltaje que
es proporcional a la deformacidén que experimentan las membranas. La medicién de la
presion se realiza antes y después de las valvas, a 10 cm de cada valva. Estas presiones
han sido denominadas presion de aguas arriba y de aguas abajo, respectivamente. Para
la adquirir datos de la presién aguas arriba se usé un transductor Omegadyne PX309-
030A5YV, cuya ecuacidn de calibracion se muestra como la ecuacion 2.2; mientras que para
la presion aguas abajo se utiliz6 el transductor Kobold KPK-30/302227, con la ecuacion

de calibracion 2.3.

D = 41871V — 79393 (2.2)
b =61712V — 101399 (2.3)

donde P, presion, estd dado en Pa y V, tensién eléctrica de salida del transductor, en V.

2.3. Medicion de campos de velocidad

La técnica de visualizacién que se utilizé para este estudio es la Velocimetria por Imagenes
de Particulas (PIV, por sus siglas en inglés). En conjunto con esta técnica, se us6 también otra
llamada Phase Locking, que consiste en capturar imdgenes tnicamente en un instante del ciclo
y obtener sus pardmetros estadisticos, como promedio y desviacion estandar, para elaborar un
ciclo cardiaco promedio. Para el estudio aqui presentado se tomaron 200 imigenes de cada
instante del ciclo, eligiendo dichos instantes con una particion regular desde el inicio del ciclo
(marcado cuando el pistén de la bomba esta totalmente adelante) hasta un tiempo de t/T = 1,
donde t es el instante y T el periodo de cada ciclo. Asi, se tienen 10 mediciones promedio

cada t/T = 0.1, con los que se reconstruye un ciclo promedio. El conjunto de ambas técnicas
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permite obtener los campos de velocidades, presiones y deformaciones del ciclo promedio para

cada valva en cada condicion estudiada.

2.3.1. Velocimetria por imagenes de particulas

Esta técnica utiliza una cdmara sincronizada con un laser de doble pulso. La funcién del laser
es iluminar la zona de medicién (conocida como zona de interrogacion) al mismo tiempo que
la cdmara captura la imagen (figura 2.2).

Mediante la técnica PIV es posible seguir la trayectoria de particulas trazadoras en un intervalo
de tiempo muy pequefio, del orden de 5 microsegundos. En cada ciclo se obtiene un par de
fotografias que son analizadas con los algoritmos del procesador DynamicStudio que consisten
en obtener el mapa de vectores a partir de las imdgenes adquiridas para determinar el desplaza-
miento y la velocidad de las particulas. Esto se logra a partir de la comparacioén de cada imagen,
en las que se determina la posicion de las particulas obteniendo su desplazamiento en pixeles y

con el tiempo entre cada toma puede calcularse la velocidad.

Figura 2.2: Esquema de PIV aplicado al modelos Winkessel usado. La cdmara se encuentra en poscién ortogonal respecto al ldser.

Particulas trazadoras: Son esferas de vidrio muy pequefas, huecas y cuyo didmetro es del orden
de 10ps y son recubiertas con plata para aumentar la reflexion de la luz incidente en ellas. La

densidad de los trazadores debe ser muy parecida a la del fluido de trabajo, con la finalidad de
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Propiedad

Equipo Modelo y caracteristicas

Particulas trazadoras | Esferas de vidrio, huecas, recubiertas de plata
Digmetro: 10p]. Densidad: 010kg/m?
Laser Litron LDY301-PIV

Céamara Speed Sense. Phantom Camera

Tabla 2.6: Caracteristicas del sistema PIV.

seguir fielmente el flujo estudiado, y su tamaio, lo suficientemente pequefio, para permitir la

correcta visualizacion del flujo (tabla 2.6).

La metodologia PIV es la siguiente:

22

. El flujo a estudiar es sembrado con particulas trazadoras de ciertas caracteristicas.

. Con el experimento funcionando, se ilumina al 4rea de interés con una hoja laser. Esta

incide sobre las particulas trazadoras que reflejan la luz en todas direcciones, asi como

también en el plano de la cdmara que capturard las imdgenes para su procesamiento.

. La cdmara, que se encuentra en posicion ortogonal al plano ldser, captura dos imédgenes pa-

ra su comparacion. Asi, se obtienen pares de fotografias con un tiempo muy pequefio entre
cada imagen del par, casi siempre distinto al tiempo entre pares. En el caso de este estudio,
el tiempo entre pares estd dado por la técnica Phase Locking, y depende exclusivamente

de la frecuencia de la bomba pulsatil.

. Las imagenes pasan al procesador PIV, donde son divididas en dreas de interrogacion y se

determina la velocidad de las particulas en el fluido comparando la intensidad luminosa
en cada drea. Con esto se discute que la velocidad del flujo es medida indirectamente, a

través de la velocidad que las particulas presentan en él.

. El procesador de PIV se encarga de calcular las caracteristicas del flujo que se desean,

tales como velocidad y vorticidad, por medio del método de correlacion cruzada (figura
2.3).

Correlacion cruzada: A partir de este procesamiento se determina el campo de velocidades
del flujo. Las fotografias adquiridas con la cdmara de son divididas en dreas de interroga-
cion cuyas dimensiones pueden ser elegidas por el usuario (generalmente 32 X 32 pixeles),
que facilita el proceso estadistico. La correlacidn cruzada consiste en el andlisis de la simi-
litud de dos senales desplazadas un cierto tiempo. En este caso, se estudian las imagenes

comparando la intensidad luminosa de la luz reflejada por las particulas trazadoras en cada
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Correlacion cruzada

Imagen 2

Figura 2.3: Correlacion cruzada. Se comparan dos imagenes desfasadas un At y mediante métodos estadisticos se determina el desplazamiento y la velocidad de

las particulas trazadoras.

area de interrogacion. Se determina un valor promedio del que se obtiene el desplaza-
miento de las particulas (d(t) — d (t + At)). Con este desplazamiento puede obtenerse la

velocidad de las particulas, con el tiempo conocido entre imagenes.

_d(t) —d(t + At) pixeles

articulas 24
Vparticul At segundo 24)

= Validacién: Después del proceso de correlacion cruzada surgen vectores incorrectos como
resultado de algiin mal célculo, por ejemplo, que algunas particulas hayan salido del area
de interrogacion en la segunda toma. Estos vectores son eliminados mediante un proceso
de validacion de vectores que consiste en identificar, rechazar y quitar los vectores inco-
rrectos y sustituirlos por un vector validado. Este vector puede obtenerse por dos métodos
distintos; el primero es la validacién de un solo punto que analiza a cada vector si estd
dentro de un rango de velocidad promedio para el campo completo. Si la magnitud de
un vector estd fuera de este rango, lo sustituye por uno con velocidad media. El segundo
método es el de validacién del campo de flujo, en el que se compara a cada vector con
sus vecinos para establecer si es muy diferente de ellos, de ser asi, el vector comparado
es sustituido por el promedio de los vecinos. El nimero de vectores vecinos con el que es

comparado cada vector, puede ser seleccionado por el usuario.

» Filtrado: En todas las mediciones PIV aparecen vectores incorrectos que pueden deberse
al ruido inminente del entorno o a errores de medicion. Estos son eliminados mediante un
proceso de filtrado que consiste en comparar el vector de un punto especifico con los vec-
tores vecinos y rechazarlos, usando tnicamente los vectores que se consideren dentro de
un rango para futuros procesos, principalmente el grupo de derivacién. También establece

las condiciones de los vectores que pueden ser sustituidos.
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= Derivacion: La derivacion es un método usado para extraer, cuantificar y mostrar cualida-
des del flujo que no son inmediatamente visibles. Ejemplos de los métodos de validacion

son vorticidad, lineas de corriente y la sustraccion de vectores.

= Enmascarado: Se eliminan fuentes de luz o reflejos que en el experimento fisico no pu-
dieron ser anuladas. El usuario dibuja el drea que debe ser descartada por el procesador,

eliminando su efecto del analisis estadistico de los vectores.

2.4. Analisis de datos

Después de la adquisicion de datos mediante las técnicas de velocimetria por imdgenes de parti-
culas y promediado en fase se procesaron los datos con programas de matlab (Apéndice A), para
obtener cantidades como gradientes de velocidad, magnitud de rapidez de deformacidn, voti-
cidad y esfuerzos viscosos. A continuacion se describen las ecuaciones utilizadas para dichos
andlisis.

Se considera las velocidades un mismo instante de dos puntos cercanos de una porcion de fluido.
Sea v; para el punto p; y v; + dv; para po. De esta manera, la particula p, tiene una velocidad

relativa respecto a la particula py que se escribe como

avi
dVi = a—xjdx]' (25)
en notacion inicial o
dv =L-xdx (2.6)

en notacion tensorial. En la ecuacion 2.6 L es el tensor de segundo orden que representa el
gradiente de velocidad espacial de un campo de velocidades v; = v;(x, t) y en notacién indicial

€S

aVi

El tensor gradiente de velocidad espacial puede descomponerse en un tensor simétrico y en un

tensor antisimétrico, cada uno con caracteristicas muy particulares.
Lij = Di]' + Wij (28)

La parte simétrica del tensor gradiente de velocidad representa la rapidez de deformacion, cuya

ecuacion en notacion indicial es
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1 /ov; Oy
Dij = Dji = 5 + o (2.9)
2 8Ij axi
(2.10)
vt Ovi 4 Ovp 0w, Ovs
26x1 Oxo + oxy  Oxz + oxy
D = 1 vy 4 v 90vs Ovy 4 Ovs
= 2 oxy 0Oxo 0Oxo 0x3 Oxg
Ovs 4 Ov  Ovs | Ovp Ovs
oxy + oxz  Oxop oxs3 26363

Los elementos de la diagonal principal del tensor rapidez de deformacién representa los cambios
volumétricos de una porcién de fluido, mientras que los elementos restantes son las deforma-
ciones angulares, sin cambios de volumen.

La parte antisimétrica es el tensor vorticidad

1 aVi 8Vj 211
(J-)l] _w]l o A ( . )
2 ax]' axi
(2.12)
0 o _ Ovp Ow _ 0w
0xy oxy  Oxz Oxq
1 0 0 ol 0
W= — oy _ OV1 0 oy _ OVs
e 2 oxq Oxg 0x3 0xo
Ovs _ Ovi Ovs _ Ovp 0
oxy Oxz  Oxo 0x3

La parte principal de este trabajo es encontrar la magnitud de los tensores antes mencionados,

para ello se utilizé la ecuacién del primer invariante de un tensor de segundo orden
ID| = tr|DD”)? (2.13)

El segundo invariante de un tensor de segundo orden para el gradiente de velocidades es cono-

cido como criterio Q y se define como

% (V- v - tr (v+?)) (2.14)

Como se parecia en la ecuacion 2.14, el criterio Q es la comparacién de las magnitudes de los
tensores D y w. Si Q es positivo la rotacion es predominante en la zona estudiada.

Para un fluido incompresible se reduce a
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1
Q=35 (lw”-D7) (2.15)
Del tensor gradiente de deformacion se obtuvieron también los esfuerzos viscosos
aVi 6V]'
i = + — 2.16
Tij B < axj Gxi > ( )

(2.17)

De igual manera, los cédigos de Matlab utilizados para calcular estas cantidades se encuentran

en el apéndice A.
vy v 4 OV ov 4 Ovs
2’”16371 n <6x2 + 6x1> n <8x3 + 6x1>

m+m> op v p<m+%>

0x3 0xo

=
I
=
TN
g
oY
N

ovs 4 v Ovs | Ovp 9vs
ll <6x1 + 6x3> Il <GXQ + 6x3> 2”6353
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Capitulo 3

Resultados y discusion

La figura 3.1 muestra la valva se Silicon 2 y 26 mm en interaccién con todos los flujos estu-
diados. Puede apreciarse la evolucion de la deflexion de la membrana como funcién del Re, el
fluido y las dimensiones del canal se mantuvieron constantes, s6lo se vari6 el flujo volumétrico
con relacién a la tabla 2.2. Como era esperado, a medida que Re crece, la deflexion es mayor,
para valvas con las mismas propiedades. Cabe mencionar que los datos fueron recabados una

vez que se alcanzd el régimen estacionario, por lo que no hay evolucién en el tiempo.

El caso del flujo pulsatil es mas complejo, pues hay variacion ciclica del flujo. La figura 3.2
presenta un ciclo promedio para la valva Sy en interaccién con un flujo a 30cm?®/golpe y 40
pulsos/minutos; sin embargo, es un buen ejemplo de lo que sucede en todos los casos. Se
muestran 12 instantes, 10 en intervalos iguales, como se describi6 en el capitulo anterior, el ins-
tante t/T = 0.35 (donde f es el tiempo en el que se adquirié la imagen en sy T es el periodo
del ciclo en s), que se convirtié en punto de interés al asociarse con la deflexion maxima en
un ciclo con fraccion sistélica de 0.35. El instante /T = 1, corresponde al inicio de un nuevo
ciclo. Puede observarse la evolucion de la deflexion de la valva a lo largo del ciclo y como en
el instante t/T = 0.35 se tiene la deflexiéon méxima. Este efecto es parte de nuestra hipdtesis
inicial, ya que la fraccidn sist6lica en todos los casos se mantuvo en 0.35, es decir, la sistole
(contraccion del corazon que en nuestra simulacion corresponde al empuje de fluido de la bom-
ba peristdltica y culmina cuando el piston llega al punto muerto superior) tiene una duracion
de 0.35T y es el tiempo en el que la valva sufre deflexién. Es importante mencionar que el
inicio de la sistole y el inicio del ciclo analizado coinciden. Después de t/T = 0.35, la didstole
comienza (tiene una duracién de 0.65T), se tiene una simulacion de la relajacion del corazén
(el piston de la bomba corre del punto muerto superior al punto muerto inferior). Es decir, no
existe flujo en ese intervalo y la valva tiende a relajarse hasta llegar a su estado de reposo. Otro

ciclo comienza en este punto.
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3.1. PRESIONES CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

3.1. Presiones

Las curvas de presion tipicas en cada instante del ciclo, para dos ciclos, de una valva dada se
presentan en la figura 3.3, asi como la diferencia entre ellas. Puede observarse que la diferencia
de presiones es muy cercana a 0. Esto se explica recordando que en realidad el arreglo estudiado
no es una valvula check, es decir, no impide el contraflujo y una parte del canal se queda siempre
abierta. El sistema estudiado consiste en s6lo una membrana empotrada y con una pequefia

diferencia de presiones es suficiente para el movimiento.

Como era esperado, la presion en el sistema aumenta proporcionalmente al incremento de la
frecuencia del ciclo. Esto se observd para todas las valvas y los volimenes desplazados y se
debe a que al aumentar la frecuencia en cada ciclo, a pesar de mantener el volumen desplazado
constante, el flujo volumétrico aumenta. Al conservar el drea transversal constante, la velocidad
del flujo y la presion en el sistema se incrementan. En la figura 3.3 se presentan las presiones
maximas (correspondientes a t/T = 0.35) para todas las condiciones estudiadas en la valva

plana.

Valva de neopreno con curvatura de om™". Volumen desplazado 60cm”

Frecuencia 40 ppm Frecuencia 60 ppm
60| ' ‘ 60 ‘ ]

& 40+ & 40 1
i . 4\

5 20 5

= ‘D
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T ngge—dgge—s "

¥
=20+ ) ) )
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60} ' ' ‘
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Figura 3.3: Presiones para dos ciclos en flujo pulsétil para la valva plana. Presion aguas arriba (linea roja)y aguas abajo (azul)y la diferencia entre ellas (negro).
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Figura 3.4: Presiones médximas para una curvatura dada bajo las 12 condiciones de flujo.

De igual forma, el volumen desplazado contribuye al aumento de la presion al provocar el
incremento del flujo volumétrico en el canal. En la figura 3.4 se aprecia, ademds del efecto
del flujo volumétrico, el efecto del material, siendo mayores las presiones para las valvas de
neopreno, es decir, a mayor rigidez, la presion se incrementa al ser mas dificil deflectar las

membranas y tener menor drea de paso del flujo.

No se reportann mediciones de presion para los flujos permanentes, pues las fluctuaciones de

presién son minimas, es decir, la presion se mantiene constante.

3.2. Deflexion de una membrana elastica en un flujo estacionario

La medicion de la deflexion de las valvas se hizo con ayuda de Matlab, obteniendo la deflexién
méxima del extremo libre de cada membrana. Se hicieron mediciones a distintas condiciones
de flujo. Puede apreciarse, la diferencia entre las deflexiones de las valvas respecto al modulo
de rigidez es notoria. Dicho efecto es esperado, pues la deflexioén de las valvas es inversamente

proporcional a la rigidez de las mismas [17].
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Figura 3.5: Deflexién de membranas eldsticas como funcién del nimero de Reynolds. Los sistemas analizados anteriormente estdn en marcadores negros, mientras

que los marcadores de colores sefialan los puntos que fueron medidos en este trabajo.

Como parte de un estudio anterior [17], se obtuvo una correlacién experimental para la defle-
xi6n adimensional de una membrana flexible en un flujo como funcién de su médulo de rigidez
a flexién adimensional. Se comprobd que para las deflexiones de las membranas expuestas a un

flujo permanente que la tendencia se mantiene. La figura 3.7 muestra la correlacion.

Se presentan los grupos adimensionales:

6 Va EI
— = =, —— 1
l <l3 ufvd,l> G-
y en la gréifica
6" = % (3.2)
y
. El
T v o

donde Sy [ son la deflexion y la longitud de las membranas respectivamente; mientras que E es
el médulo de Young de las valvas, que se presentaron en el capitulo anterior; I es el segundo
momento de inercia de las membranas (ecuacién 3.5), p es la viscosidad dindmica del fluido,
en este caso agua, f, la frecuencia de bombeo para los flujos pulsitiles y V4 es el volumen
desplazado por la bomba por golpe. Cabe sefialar que en le caso de los flujos pulsatiles, el
producto f Vj se sustituy6 por el flujo volumétrico que la bomba centrifuga otorgaba para cada

Caso.
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El segundo momento de inercia se calcula como:

bt®
Iplana = E (34)

para una valva plana. Para una valva con curvatura

3t t? t3 2sen?6 t’sen?0 t
_ nd o - _
I =Rt [<1 °R + R 4R3> <9 + senfOcos0 0 > + 3R20(2 — 1/R) <1

donde t es el espesor de la membrana, b es el largo de la seccidn transversal, R es el radio del
circulo del que se toma la seccién (en este caso 0.323m, 0.049m y 0.031m) y 6 es el angulo

que se ilustra en la figura 3.11.0 se determina mediante la relacion:

6 = T arctan < (3.6)

R? — x12
2

X

donde x es igual a la mitad de la longitud proyectada sobre el eje de las abscisas segtn el

sistema coordenado de la figura 3.11. Para todos los casos x = 0.024m

Figura 3.6: Geometria de la seccién transversal de las valvas con curvatura.

De esta gréfica se puede observar que la deflexion normalizada decrece conforme aumenta
la curvatura. Es importante notar que las maximas deflexiones se observaron para las valvas
planas en todos los casos; la deflexion de las valvas planas representa una cota superior para las

mediciones.
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Figura 3.7: Relacién de la deflexién de membranas eldsticas como funcién de su médulo de rigidez a flexién.

3.3. Mapas de propiedades de flujo

En esta seccion se presentan las propiedades de los flujos y se describen cualitativamente. Se
escogid un caso para los flujos estacionarios, correspondientes a la valva de silicén 1 de 26 mm
y los 7 flujos estudiados; mientras que para los casos de flujo pulsétil se comparan los extremos,
la membrana con mayor y la membrana con menor rigidez, ambas en interaccion con el mismo

flujo 45 cm?®/s y 7TOpulso/minuto.

3.3.1. Campos de velocidad

A partir de los archivos obtenidos con PIV (DynamcStudio) se reconstruyeron los campos de
velocidad para cada valva. En la primera parte de la investigacion, con la bomba centrifuga, se
obtuvieron madiciones cuando el sistema alcanzé un flujo completamente desarrollado, por lo
que el patrén del mapa de velocidades es muy parecido para todos los casos, en forma cualita-
tiva. Es importante sefalar que los valores y magnitudes de dicho campo de velocidades no son
iguales y se mostrardn cuantitativamente las diferencias en otra seccion. La figura 3.8 muestra
los campos de velocidades para seis valvas en interaccion con un flujo permanente. El flujo es
de izquierda a derecha, los vectores representan la direccion y el sentido de la velocidad en cada
punto, mientras que el color indica la magnitud de velocidad. Las imdgenes estdn organizadas

de menor a mayor flujo volumétrico.
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3.3. MAPAS DE PROPIEDADES DE FLUJO CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

La figura 3.8(a) corresponde a la de menor flujo otorgado por la bomba, mientras que la figu-
ra 3.8(f) a la de mayor flujo. Lo anterior es notorio en la distribucion de velocidades y en la
deflexion de las membranas. Es importante recalcar que la magnitud de la velocidad esta adi-
mensionalizada con la velocidad maxima, por lo que para las membranas con mayores flujos
volumétricos las velocidades maximas se encuentran sélo en la zona del chorro que se forma
cuando el fluido pasa por la valva y contintia aguas abajo de la misma; mientras que para los
sistemas con flujos volumétricos menores las distribucién de velocidades es mas uniforme, pues
la magnitud de velocidad en el chorro es comparable con la de otras zonas del campo de velo-
cidades. En todos los casos se aprecia una zona de recirculacién abajo de la membrana que se
bifurca, una seccién entra al chorro superior y la otra pasa por debajo de la membrana en sentido
contrario, debido a la formacién de un punto de estancamiento cuando el flujo en recirculacién
se impacta con el extremo libre de la valva. De igual manera, la zona con magnitud de velocidad
mayor se presenta en el chorro libre para todos los casos estudiados. Lo anterior se debe a la

reduccion de area en esta zona.

En la segunda parte de la investigacion se realizd PIV para los flujos pulsétiles. Se muestran
aqui dos conjuntos de imagenes que representan el campo de velocidades tipico para un ciclo y
dos valva dados en tiempo adimensional. Se eligié el ciclo con caracteristicas muy parecidas al
cardiaco humano normal, es decir, 45 cm?®/golpe y 70 pulsos/minuto. La magnitud de la
velocidad estd adimensionalizada con la velocidad maxima para ambos sistemas. En el primer
caso, presentamos la valvula estudiada con menor rigidez, es decir, la valva Sy con un médulo
de rigidez a flexién de 5.39 x 10~7. Puede observarse la deflexién de la valva para cada tiempo
y que la mdxima se alcanza para t/T = 0.35 como se predijo. Esto se debe a que se mantu-
vo la fraccidn sistélica constante e igua a 0.35. Después de este tiempo la membrana tiende a
regresar a su estado de reposo hasta comenzar otro ciclo. La evolucién del flujo en el tiempo
es evidente. Cuando la sistole, y por lo tanto, la deflexién comienzan, se tiene una zona de al-
ta vorticidad justo debajo de la valva y el didmetro del vortice aproximadamente de la misma
longitud proyectada por la valva en el eje y. Este vortice es responsable de que la membrana
regrese a su posicion neutra o de reposo y es muy importante su formacién cuando hay inter-
accion con una valvula cardiaca, pues facilita el cierre de la valvula. En las iméagenes 3.9(b) y
3.9(c) el vortice se desintegra y el chorro proveniente de la bomba comienza a predominar. La
deflexién de la membrana aumenta. En la figura 3.9(d) se aprecia que aguas arriba de la valva el
flujo es grande, comparado con los instantes anteriores y es visible la forma en la que el fluido
rodea la membrana, se desprende la capa limite y se convierte en chorro. En la figura 3.9(e) la
magnitud de velocidad del fluido y la deflexién de la membrana son méximas, el chorro aguas
abajo estd completamente formado. Sin embargo, se percibe una zona de baja velocidad o de

estancamiento, justo en la base de la membrana, que comienza a perturbar al chorro. Ya para
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el instante t/T = 0.5 el vértice comienza a formarse. A partir de este instante la evolucion del
vortice es notoria, asi como la migracion de las zonas de alta velocidad, hasta comenzar el ciclo

de nuevo.

En la figura 3.10 se presenta el mismo ciclo pero para la valva con mayor rigidez a flexién
(N,y EI = 1.04 x 10~*). Debido a la deflexién menor, el 4rea por donde el fluido pasa también
es menor y se observan velocidades mds altas. La formacién del chorro no es apreciable y el
fluido cae muy pegado a la valva, lo que provoca la formacién del vortice mas cerca del sélido.
No se realizaron medicones aguas arriba de la valva, pues el neopreno es un material comple-
tamente opaco y no permite el paso de la luz, por lo que el movimiento de las particulas no era

visible. La deflexion del material también es muy pequeiia, justo como se esperaba.
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3.3.2. Vorticidad

Como se observo en la subseccion anterior, existen zonas de estancamiento del flujo en ambos
regimenes, lo que predice zonas de vorticidad. El calculo de las superficies vorticosas se hizo
también con MATLAB y en el apéndice A se presenta la metodologia. La vorticidad se origina
debido a que las capas de fluido no son capaces de deslizarse sobre otras, propagandose, por
viscosidad, a otras zonas del fluido. En una definicion general, la vorticidad es el rotacional del

campo de velocidades y matemdticamente se expresa de la siguiente manera
w=Vxy 3.7

En el caso de los flujos estacionarios, el campo de vorticidad es debido, en gran parte al de-
prendimiento de la capa limite (colores frios) y sin la formacién de voértices. El signo indica la
direccion de giro, siendo positivo el sentido antihorario y negativo para el giro en sentido de
las manecillas del reloj. Las regiones vorticosas se mantienen casi idénticas para todos los ca-
sos; sin embargo, sus valores varian proporcionalmente al flujo volumétrico. Esta dependencia

es mas notoria en los giros negativos que estan ligados directamente a las zonas de recirculacion.

Para los flujos pulsitiles, los campos de vorticidad son casi en su totalidad con giros en sentido
horario. Este resultado podia esperarse del anélisis de los campos de velocidad. La zona con
mayor giro se dan en el centro del vortice; sin embargo, su valor se mantiene en un rango de

—5s1a —25s~! en todos los instantes estudiados, teniéndose el caso con el valor m4s alto en
el instante {/T = 0.35y t/T = 0.4

La zona del chorro presenta giro en sentido antihorario, efecto esperado tanto por la interaccion
que se da con el vértice, como por el perfil de velocidades y donde las capas mds cercanas a la
pared superior tienen menos velocidad por la condicion de no deslizamiento.

Para la valva con mayor rigidez, las regiones de alta vorticidad se encuentran mds concentradas,
en la zona del vortice. Esto se debe al gran obstaculo que representa la membrana para el paso
del flujo. De igual manera, los valores de la vorticidad son mayores, extendiendo el rango de
—10 57! amds de —40 s71.
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3.3. MAPAS DE PROPIEDADES DE FLUJO CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

3.3.3. Rapidez de deformacion

El tensor rapidez de deformacion contiene en la diagonal principal la informacién acerca de las
deformaciones extensionales con cambios volumétricos del fluido, mientras que en los elemen-
tos no diagonales se encuentran las deformaciones angulares sin cambios de volumen de las
particulas fluidas, dependientes de las condiciones de flujo.

Para estos resultados se calcul6é primero el valor de cada uno de sus componentes, usando las
ecuaciones descritas en el capitulo anterior, en MATLAB. Posteriormente, se obtuvo la magni-
tud del tensor para cada punto y se presentan aqui en forma de mapas. Los colores indican la

escala de cada magnitud.
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3.3. MAPAS DE PROPIEDADES DE FLUJO CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

Las figuras 3.14 corresponden a las magnitudes del tensor rapidez de deformacion para valvas
en interaccion con flujos estacionarios. Los sistemas son los mismos que se presentaron para los
campos de velocidades y los de vorticidad. Para todos los casos, la regiéon de mayor deforma-
cién se da aguas abajo de la membrana, en la zona del chorro. Este resultado es esperado, pues
es la zona con gradientes de velocidad mayores. La regién de alta deformacion tiene, practica-
mente, la misma forma para todos los casos, pero hay una importante variacién en el valor de
la magnitud. La comparacién en este caso es para una sola membrana y diferentes flujos, por lo
que las diferencias se deben al flujo volumétrico. Se esperaba la dependencia directa con el flujo
volumétrico y, en las barras de colores debajo de las imagenes, se aprecia que la menor defor-
macion se da para el Re = 750 (figura 3.22(a)), mientras que la mayor es para el Re = 1600
(figura 3.22(f)). En todos los casos se observa una zona de deformacién, cuya magnitud se en-
cuentra en el centro del rango de los valores de deformacion, que marca la zona de bifurcacién
apreciada en el campo de velocidades. La razén de esto es la desestabilizacion del flujo en es-

ta region, producida por el punto de estancamiento en el choque de fluido con el material sélido.

Igual que en los casos anteriores, los mapas de deformacion para los sistemas con flujo pulsatil
son presentados para las valvas con mayor y menor rigidez a flexién en condiciones de flujo
aproximadas al ciclo cardiaco humano. La mayor rapidez de deformacién se da en la zona don-
de se forma el chorro y para los instantes con vortice también la parte inferior del canal, donde
las velocidades del vortice también son altas. En la hip6tesis inicial, se consideraba que la zona
con mayor deformacién estaria concentrada en el chorro libre, pues no se consideraba que las
velocidades que alcanza el vortice eran comparables con las del chorro. Este fendmeno se da
en el periodo didstolico. Una vez mads, las zonas de deformaciéon media se dan en las inmedia-
ciones del vértice, mientras que el resto del campo presenta deformaciones bajas. Respecto a
la dependencia con el tiempo, el instante con la magnitud de rapidez de deformacién mayor es

t/T = 35, junto con las velocidades y deflexion maximas.

En el caso de la valva con mayor rigidez, la zona de mayor deformacién se da en el chorro
superior y una deformacién media en la periferia del vortice. Lo destacable de la rapidez de
deformacion de un flujo en interaccién con la valva més rigida es el considerable aumento de la
magnitud respecto a la membrana anterior, bajo las mismas condiciones de flujo. Esto sugiere
un importante incremento en la velocidad, resultado de las minima deflexién de la membrana,
y en consecuencia, del drea de paso del flujo. Se confirma la importancia de la rigidez a flexién

de una hoja elastica en la formacion de regiones de alta deformacion del fluido.
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3.3.4. Esfuerzos cortantes viscosos

Una caracteristica del flujo que interviene en la formacién de codgulos y trombosis, como se
explicé en el capitulo introductorio, son los esfuerzos cortantes viscosos. Como se establecié en
el capitulo anterior, su célculo esté relacionado con el gradiente de velocidades y la rapidez de
deformacion, por lo que el mapa de distribuciones es muy parecido al de magnitud de rapidez
de deformacion. Los esfuerzos presentados en esta seccion, como su nombre lo indica, estdn
vinculados directamente con la viscosidad, por lo que los valores son muy pequefios al usar
agua. En la introduccién de este trabajo, se mencioné 500Pa como valor critico para la coagu-
lacion sanguinea. Se nota en este trabajo que los valores estdn muy por debajo del critico, esto
se debe a los materiales flexibles y a no ser una vélvula unidireccional, sino s6lo una membrana.

A continuacion se describen cualitativamente los mapas obtenidos (figura 3.17)

Siguiendo la tendencia de las propiedades de flujo antes descritas, los esfuerzos cortantes vis-
cosos se incrementan directamente con el flujo volumétrico que la bomba otorga. Este aumento

es de un orden de magnitud, con los flujos aqui estudiados.

De igual manera, la regién con altos esfuerzos viscosos, estd concentrada en el chorro aguas
abajo de la membrana, mientras que el resto del campo presenta esfuerzos menores. Las dife-

rencias cuantitativas son minimas.

En el caso de los flujos pulsétiles, la concentraciéon de los esfuerzos se da en la zona vorti-
cosa. Sin embargo, los valores se mantienen casi sin variacion. Este resultado es congruente,
pues no se vario la viscosidad del fluido. Considerando que la bajo las mismas condiciones
de flyjo, el fluido de trabajo fuera sangre, los valores de estos esfuerzos cortantes viscosos se-
rian poco mds de 3.5 veces los presentados aqui, debido a que la viscosidad de la sangre es

Hsangre = 3.5Hagua, Si se considera como newtoniana.
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CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION 3.4. MAGNITUD DE VELOCIDAD

3.4. Magnitud de velocidad

La figura 3.20 presenta la magnitud de velocidades méxima en flujos en régimen permanente
como funcién del flujo volumétrico. Como era esperado, la tendencia es monotonica, es decir, la
magnitud de velocidad es proporcional al flujo arrojado por la bomba centrifuga (figura 3.20).
El fenénemo esperado es que para valvas cortas, las velocidades maximas sean menores en
comparacion con las velocidadesen interaccion con las valvas largas. La premisa anterior se
cumple excepto para las valvas largas de menor rigidez. Esto puede deberse a que el flujo rodea
a las valvas cortas, en lugar de deflectarlas, mientras que la valva delgada de silicon si sufre
deflexién y ésta es muy grande, como se vio en una seccidon anterior, haciendo el drea para
el paso de flujo mayor, incluso, que para las valvas cortas. Sin embargo, las diferencias de la

magnitud de velocidad debida a los diferentes materiales es notoria pero no muy grande.

05
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Figura 3.20: Magnitud de velocidad mdxima para un flujo estacionario. Se comparan todas las valvas estudiadas.

En el caso de flujos pulsdtiles se observa la misma tendencia que los flujos permanentes. La
figura 3.21 presenta la evolucién en el tiempo de la velocidad para todas las valvas y todas
las condiciones de flujo. Es evidente la dependencia de la velocidad con la frecuencia, por lo
que se compara la magnitud para los dos materiales y las 3 condiciones de flujos desplazados
cm?®/s para la valva m4s rigida (N,). Se observa que para todas las frecuencias analizadas se
sigue una misma tendencia. La primera seccién de la curva, con pendiente positiva, se refiera a
la sistole. La magnitud de velocidad va en aumento hasta llegar al instante t/T = 0.35, donde
la velocidad es maxima para el ciclo. Un resultado esperado y observado en los mapas antes
descritos, donde la deflexion de las membranas también es la mayor. La explicacion es que la

fraccidn sistdlica se mantuvo en 0.35 y a partir de este tiempo se da una relajacion del sistema
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3.4. MAGNITUD DE VELOCIDAD CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

y, en consecuencia, la valva tiende a su estado de reposo.

Respecto al flujo volumétrico, también se esperaba un aumento proporcional de la velocidad. Se
observa que el material juega un papel importante en la magnitud de velocidad. Debe recordarse
que la deflexién de las membranas de silicon es mucho mayor que la que presentan las valvas de
neopreno, efecto del médulo de elasticidad, pues la curvatura es la misma para las gréficas pre-
sentadas. Como se observo en los mapas, la deflexion de las membranas de neopreno presentan
pocas variaciones aunque las condiciones de flujo se mantengan. Esto se refleja en pequeiios
cambios en el drea de paso del fluido, que, en conjunto con el incrmento en el flujo que la
bomba provee, provoca diferencias notorias en la magnitud de velocidad para la misma valva
de neopreno. El efecto del incremento de la deflexion de las valvas de silicén, es el aumento de
area transversal al flujo y a pesar de que el flujo de 1a bomba se incrementa en la misma medida

que para las valvas de neopreno, la velocidad se mantiene con variaciones menores.
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Figura 3.21: Magnitud de velocidad mdxima para la valva con mayor curvatura. Cada subfigura representa una frecuencia de bombeo. (a)

40pulsaciones/minuto. (b) 60pulsaciones/minuto. (c) TOpulsaciones/minuto. (d) 90pulsaciones/minuto
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CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION 3.5. CANTIDADES DERIVADAS

3.5. Cantidades derivadas

3.5.1. Gradiente de velocidad

Se calcul¢ el tensor gradiente de velocidad para cada punto. Debe recordarse que la ecuacion

que define al tensor gradiente de velocidad estd dada por

dv =L-xdx (3.8)

El célculo de esta cantidad tensorial es la base para otras cantidades muy relevantes en este

estudio, tales como tasa de rapidez de deformacion, vorticidad y esfuerzos viscosos

3.5.2. Rapidez de deformacion

La rapidez de deformacion en el fluido provocada por una vélvula cardiaca juega un papel muy
importante en el desempefio de las mismas. Por esta razon, este trabajo se enfoca en analizar la

magnitud del tensor rapidez de deformacion.

El calculo de la magnitud de rapidez de deformacion se hizo con base en el gradiente de velo-
cidad, usando la siguiente ecuacion

(3.9

Magnitud rapidez deformacion (Maximo)
150 T T T T T

; ;
S1, long=15 mm, EI=2.05x10"?m*
N, long=15 mm, El=1.34x10 ?m*
S2, long=15 mm, EI=2.50x10"3m*
S1, long=26 mm, EI=2.05x10"?m*
N, long=26 mm, El=1.34x10 ?m*

S2, long=26 mm, EI=2.50x10 ®m*
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Figura 3.22: Magnitud maxima del tensor de deformacién para un flujo estacionario. Se comparan todas las valvas estudiadas y todos lo flujos analizados.
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3.5. CANTIDADES DERIVADAS CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

Al comenzar este estudio se esperaba la dependencia directa de la deformacién del fluido con el
Re, tal como lo muestra la figura 3.22. De igual manera, el efecto de la longitud es observado,
ya que en las valvas cortas la deformacion del fluido es menor y el incremento de la magnitud
como funcién del Re es menos significativo que para las valvas de 26mm. En los resultados
de las valvas largas (marcadores rellenos) se observa un incremento importante en la magnitud
de la rapidez de deformacion a medida que el Re también aumenta. Ya para un Re > 1300 el
efecto del médulo de rigidez a flexion (ET) se hace presente. A pesar de que el neopreno tiene un
modulo de Young ligeramente mayor, el espesor de la valva de silicon 1 afecta en mayor medida
en EI e influye en la deformacién que experimenta el fluido. Este es un buen antecedente en
nuestro estudio, pues se espera que la curvatura (parametro clave en EI) de la membrana afecte

la rapidez de deformacién del fluido.
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Figura 3.23: Valor méaximo de la magnitud del tensor de deformacion para la valva con menor curvatura. Cada subfigura representa una frecuencia de bombeo. (a)

40pulsaciones/minuto. (b) 60pulsaciones/minuto. (c) TOpulsaciones/minuto. (d) 90pulsaciones/minuto

Se analiz6 también la magnitud del tensor rapidez de deformacion para los flujos pulsatiles. La
figura 3.15 muestra la deformacién para las valvas sin curvatura (Sy y Np) bajo todos los flujos
estudiados, mientras que en la 3.16 se presentan los resultados correspondientes a las valvas

con mayor curvatura (S, y N;). Los colores indican el material de las membranas, mientras que
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CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION 3.5. CANTIDADES DERIVADAS

los simbolos los voimenes desplazados por pulso y a cada subfigura le corresponde una fre-
cuencia de bombeo. Para todas las valvas se presenta el ciclo completo, correspondiente a los
instantes que se describieron al principio de este capitulo. La tendencia de variacién de la de-
formacion es la misma para todos los casos estudiados. Es notable y congruente con resultados
antes presentados, que el instante con mayor deformacion para el fluido se da aproximadamente
en t/T = 0.35, justo en el que se tienen las velocidades mds altas y la maxima deflexion. Este
instante estd asociado a la fraccion sistdlica y se espera que si es variada, el instante de maxima
deflexién también lo hard. Sin embargo, los valores para la velocidad, las cantidades derivadas
y la deflexion de la membrana nos presentardn cambios si las condiciones de flujo se mantienen
[17]
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Figura 3.24: Valor médximo de la magnitud del tensor de deformacion para la valva con mayor curvatura. Cada subfigura representa una frecuencia de bombeo. (a)

40pulsaciones/minuto. (b) 60pulsaciones/minuto. (c) TOpulsaciones/minuto. (d) 90pulsaciones/minuto

Se observa que el efecto del flujo volumétrico es menor que el de las propiedades geométricas
del solido, pues para las valvas del mismo material, aun en interaccion con diferentes flujos, se
presentan menos variaciones que conservando constante el flujo y cambiando el material, para

ambas curvaturas. Mas adn, considerando como variable dnica la curvatura de la membrana, el
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incremento de la magnitud de rapidez de deformacioén en el instante t/T = 0.35 es notoria, casi
duplicandose de una valva plana a una con curvatura 4m~'. debe recordarse que en el tiempo
t/T = 0.35 es cuando el fluido de trabajo sale del piston de la bomba, mientras que en el resto
del ciclo el pistén realiza el recorrido entre puntos muertos, lo que afecta al fluyjo de manera
similar en todos los casos, por lo que los valores de deformacion del fluido de otros instantes se
mantienen en un rango pequefio (por debajo de 50s71).

En las figuras 3.25 se muestra el efecto de la curvatura en la rapidez de deformacién bajo
las mismas condiciones de flujo. Se demuestra que el aumento en la magnitud no depende
unicamente de la curvatura, sino de un conjunto de pardmetros entre los que destaca el médulo
de rigidez a flexién ET.
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Figura 3.25: Esfuerzos viscosos para diferentes curvaturas 45cm3/pulso. Cada subfigura representa una frecuencia de bombeo. (a) 40pulsaciones/minuto.

(b) 60pulsaciones/minuto. (c) TOpulsaciones/minuto. (d) 90pulsaciones/minuto

3.5.3. Esfuerzos viscosos

De igual manera que con la rapidez de deformacidn, se analizé el comportamiento de los esfuer-
zos cortantes viscosos maximos como funcién del Re para las valvas en interaccion con flujos
en régimen estacionario. El comportamiento es el mismo: la variable con mayor influencia es el

modulo de rigidez a flexién, como lo demuestra la figura 3.26.
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Esfuerzos viscosos (Maximo)
T T
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S2, long=26 mm, EI=2.50x10"°m*
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Figura 3.26: Esfuerzos viscosos cortantes para un flujo estacionario. Se comparan todas las valvas estudiadas y todos lo flujos analizados.

La naturaleza del calculo de los esfuerzos viscosos parte, al igual que la rapidez de deformacion,
del tensor gradiente de velocidad. Asi,los fuerzos viscosos fueron obtenidos con la ecuacién
3.10, parai,j =1,2.

ov; 0oy
= - 1
Tij ”<6xj+6xi> (3.10)

Sin embargo, el interés de este estudio se centra en el valor maximo de los elementos no diago-
nales del tensor de esfuerzos viscosos y no en la magnitud. En la figura 3.27 es notorio que las
diferencias de los valores para dichos elementos son muy pequeias, incluso con variaciones de
E1. Un aspecto que llama mucho la atencién es que en el caso de las valvas de silicon, el siste-
ma asociado a mayores esfuerzos cortantes la valva plana o de menor EI. Esto puede deberse a
que el extremo libre de diche membra se generan pequefias oscilaciones que perturban al fluido,
causando esfuerzos comparables con los provocados por las altas velocidades alcanzadas por el

chorro en dreas menores, como las que se dan en la interaccién con valvas de neopreno.
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Esfuerzos viscosos (Maximo).60 cm*/puiso y 40ppm Esfuerzos viscosos (Maximo).80 cm*puiso y 60ppm
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Figura 3.27: Esfuerzos viscosos cortantes para la valva con menor curvatura. Cada subfigura representa una frecuencia de bombeo. (a) 40pulsaciones/minuto.

(b) 60pulsaciones/minuto. (c) T0pulsaciones/minuto. (d) 90pulsaciones/minuto

Respecto al volumen desplazado y a la frecuencia de bombeo, al igual que en la rapidez de
deformacion, las variaciones en Tio maximo son proporcionales, pero menores a las generadas

por cambio de geometria.
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Conclusiones

El objetivo del estudio fue conocer el efecto de la geometria de una membrana en la deforma-
cién que experimenta un flujo al interactuar con ella. Debido a que las valvas de una valvula
cardiaca nativa presentan dos curvaturas principales, la provocada por el cierre de la vdlvula y
la debida a la curvatura del anillo de sutura, se planted un experimento que mostrara el efecto
de la segunda. De esta manera, en este trabajo se analizaron cuatro curvaturas distintas bajo

diferentes condiciones de flujo.

Es bien conocido el efecto que la curvatura de una hoja tiene en la rigidez de la misma, por lo
que el pardmetro de andlisis es la rigidez a flexién del sélido. El médulo de rigidez a flexion
de una membrana depende de las propiedades elasticas del material (mdédulo de Young) y de la
geometria de la seccion transversal de la misma. Asi, ademas de las cuatros curvaturas descritas,
se decidié también cambiar el material de las valvas para tener dos médulos de Young, es decir,

ocho médulos de rigidez a flexion ET distintos.

Partiendo de la hipétesis de que, ademads del flujo voliimetrico, la rigidez tiene un efecto directo
en la deformacion del fluido, se estudiaron 42 sistemas s6lido-fluido en régimen permanente (6
valvas y 7 flujos volumétricos) y 96 sistemas en régimen pulsatil (8 EI, 3 volimenes desplaza-

dos y 4 frecuencias de bombeo).

Para cada caso se analizaron la deflexion de las valvas y la magnitud de velocidad, la vorticidad,
la rapidez de deformacion y los esfuerzos cortantes viscosos. Se comprobé la proporcionalidad

directa de los 5 pardmetros estudiados con el flujo volumétrico.

También se comprobd la hipétesis de la influencia de las propiedades de las valvas en las carac-
teristicas del flujo y en la deflexion de las mismas. La deflexion de las valvas es inversamente

proporcional a la rigidez de las mismas. Esta deflexion marca diferencias en los flujos aguas
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abajo de los sistemas estudiados. La magnitud de velocidad aumenta, debido a la disminucién
del 4rea transversal para el paso del fluido de trabajo. De esta manera, las cantidades derivadas
también varian. En los flujos estacionarios se ve un incremento de vorticidad en el chorro supe-
rior, debido al desprendimiento de la capa limite en la membrana y su interaccién con el punto
de estancamiento debajo de la misma. Cuando la membrana tiene una deflexién grande, este
desprendimiento es mds suave en comparacion a las deflexiones pequenas. Para los flujos pul-
satiles existe, ademds, la formacion de un vortice principal, debido a la zona de estancamiento
que se justa debajo del sélido, pues el flujo no se estabiliza. En los resultados de la rapidez de
defomacion, el efecto de la rigidez a flexion es superior al de las variaciones de flujo, esto debi-
do a la variacién en el drea para el paso del flujo y el desprendimiento de la capa limite formada
aguas arriba de la membrana. En el caso de los efectos viscosos, la tendencia de aumento con
el incremento del EI de las membranas. Sin embargo, debe estudiarse con mds detalle el efecto
de las perturbaciones en el extremo libre de la membrana, pues aparecen esfuerzos cortantes
viscosos importantes en la membranas con menor rigidez comparables con los generados por

las valvas con ET mayor.

Estos resultados son s6lo una parte de un problema mucho mas complejo. Por cada sistema se
analiz6 una sola membrana, que no representa una valvula funcional. Por lo que los valores
de rapidez de deformacion no son comparables con los valores criticos citados en estudios de
valvulas nativas. A partir de lo anterior, para un trabajo a futuro debe considerarse la interaccion
de dos 0 més valvas que si impidan flujo de regreso aguas arriba, ademds de un fluido de trabajo

que simule las propiedades de la sangre, es decir, de naturaleza no newtoniana.
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Apéndice A

Programas de Matlab

A.0.4. Cédigo para obtencion de propiedades de flujo.

JPropiedades , para Windows
Clear all

close all

dira=strcat(’I:\Carolina\Tesis_Maestria\Datos\TXT_Permanente\PromedioMatlab\”’);
diral=dir(strcat(dira));
for ih=3:length (diral)

dire=strcat (dira, diral(ih,1).name, ’\’);

direl=dir(strcat (dire));
for jh=3:length (direl)

datosarch=strcat(dire, direl (jh,1).name);

load (datosarch);

dat_px=(datospromedio (:,3) —min(datospromedio (:,3)))/1000; 9%m
dat_py=(datospromedio (:,4) —min(datospromedio (:,4)))/1000; 9%m
dat_vx=(datospromedio (:,5))/1000; 9/ s
dat_vy=(datospromedio (:,6))/1000; /s

JFormacion de matrices

a=max (datospromedio (: ,1));
x=reshape (dat_px ,a+1,[])";
y=reshape (dat_py,a+1,[])’;
u=reshape (dat_vx ,a+1,[])";

v=reshape (dat_vy,a+1,[])’;
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9Gradiente del campo de velocidades
dx=(x(2,1)=x(1,1)); %n
dy=(y(1,2) -y (l,1)); m
[gux guy]=gradient(u,dx,dy);
[gvx gvyl=gradient(v,dx,dy);

9lensor rapidez de deformacion

[sr sc]l=size(x);

for r=1:sr
for c=1l:sc
for i=1:2
for j=1:2
if j=l&&i==1
RDp(r,c,i,j)=gux(r,c);
end
if j==2&&i==
RDp(r,c,i,j)=gvy(r,c);
end
if j~=i
RDp(r,c,i,j)=0.5%x(guy(r,c)+gvx(r,c));
end
end
end
RDm(r,c)=sqrt(trace ((RDp(r,c))*(RDp(r,c)) ’));
end

end

clear r ¢ 1 ]
9Tensor vorticidad
for r=1:sr
for c=1:sc
for i=1:2
for j=1:2
if j==i
TVp(r,c,i,j)=0;
end
if j==2&&i==1
TVp(r,c,i,j)=0.5%(guy(r,c)—gvx(r,c));

i
4
L
5

=AR

% AR
)
S



APENDICE A. PROGRAMAS DE MATLAB

end

if j=l&&i==2
TVp(r,c,i,j)=0.5%x(gvx(r,c)—guy(r,c));
end
end
end
TVm(r,c)=sqrt(trace ((TVp(r,c))*«(TVp(r,c))’));
end
end

clear r ¢ i j

Jlensor gradiente de velocidad
for r=1:sr
for c=1l:sc
for i=1:2
for j=1:2
GVp(r,c,i,j)=RDp(r,c,i,j)+TVp(r,c,i,j);
end
end
GVpaux(r,c,1,1)=gux(r,c);
GVpaux(r,c,1,2)=guy(r,c);
GVpaux(r,c,2,1)=gvx(r,c);
GVpaux(r,c,2,2)=gvy(r,c);
GVm(r,c)=sqrt(trace ((GVp(r,c))*«(GVp(r,c))’));
GVmaux(r,c)=sqrt(trace ((GVpaux(r,c))*(GVpaux(r,c)) ’));
end
end
end

end

A.0.5. Cédigo para obtencion de las figuras mostradas.

clear all
close all
dira=strcat (’/Volumes/lomega HDD/Carolina/Tesis_Maestria/Datos/ TXTPulsatil/’);
diral=dir(strcat(dira));
for ih=3:length (diral)
dire=strcat (dira, diral(ih,1).name, '/’);

direl=dir(strcat (dire));

for jh=6:length(direl)
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diri=strcat (dire, direl (jh,1).name, °'/°);
diril=dir(strcat(diri));
for kh=4:length (diril)

diro=strcat (diri, diril (kh,1).name, ’/Zarchivos_mat/’);

dirol=dir(strcat (diro));

JCargar archivos =.mat

for 1h=25:length(dirol)

datosarch=strcat (diro ,

load (datosarch)

dirol (lh ,1).name);

esc=30/(max(newarch(:,4)) —min(newarch (: ,4))); %m/pix

dat_px=(newarch(:,5) —min(newarch (:,5)))/1000; %m
dat_py=(newarch(:,6) —min(newarch(:,6)))/1000; 9%

dat_vx=(newarch (:,9));

dat_vy=(newarch(:,10));

9Formaci?n de matrices

a=max(newarch (:,2));

9m/ s
9m/ s

x=reshape (dat_px ,a+1,[]);

y=reshape (dat_py,a+1,[]);

u=reshape (dat_vx ,a+1,[]);

v=reshape (dat_vy,a+1,[]);

umean=mean (mean(u));
vmean=mean (mean(v));
u_max=max (max(u));
v_max=max (max(v));
valvaAD=0.026;
x_x=x./valvaAD;
y_y=y./valvaAD;
u_u=u./u_max;

v_v=v./v_max;

9%V elocidades

figure (1)

quiverc (x_x,y_y.,u_u,v_v,1.5)
hold on

axis ([0 3.3 0 1.2])

xlabel ("x/L");
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end

ylabel ("y/L");
TITLE (’Campo,_de_velocidades.’, *Color’,’w’)
hold off

for k = 1:length(bv)
boundary = bv{k};
plot(boundary (:,2), boundary(:,1), 'w’, ’LineWidth’, 2)

end

9%V orticidad

end

vort=curl(x,y,u,v);
figure (2)
contourf(x_x,y_y,vort,30)

5

colorbar(’location’,’southoutside ")
axis ([0 3 0 1.05])
colormap jet;
shading flat
xlabel (’x/L"7);
ylabel ("y/L’);
TITLE (’Campo,_de _vorticidad )
end

end
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Apéndice B

Deflexion de placas flexibles

En el corazén las valvas de cada védlvula estdn sometidas a grandes deformaciones causadas por
el flujo de sangre. En este trabajo se consideraran a las valvas como placas linealmente eldsticas
sometidas a cargas uniformemente distribuidas, con el fin de determinar la deflexién que expe-
rimentardn. En este apartado se presenta la teorfa con la que se analizard el comportamiento de
las valvas en este estudio.

La relacion esfuerzo-deformacion para vigas sometidas a una carga constante estd determinada
por el esfuerzo nominal que experimenta el material. Este calculo supone que el esfuerzo es
constante en la seccién transversal. En este trabajo se supone el estudio de la flexién de una
viga delgada en voladizo sometida a una carga uniformemente distribuida. En este tipo de vigas
se presentan grandes desplazamientos y la ecuacion que describe el comportamiento de la viga
es no lineal. Si el espesor de la viga es pequefio comparado con su longitud, la teoria elastica
describe adecuadamente las grandes flexiones de la viga debidas a las cargas aplicadas, siendo
necesario utilizar la expresion exacta de la curvatura en la ecuacién de Euler-Bernoulli [8]. De
acuerdo con esta ecuacion, el momento flector es proporcional a la curvatura de la viga.

La relacién momento-curvatura de Euler-Bernoulli para una viga de seccion transversal cons-

tante de material eldstico lineal puede escribirse de la forma:
M = Ely (B.1)

donde M es el momento flector en una seccion de la viga, 7y es la curvatura, I es el momento
de inercia de la seccion de la viga respecto al eje neutro y E es el médulo de rigidez propio del
material .

Derivando la ecuacion respecto a la longitud s se obtiene la ecuacion diferencial:

dy dM
El-—*- = —
ds ds

En la figura B.1 se muestra el esquema de la viga flexionada sometida a una carga uniforme-

(B.2)

mente distribuida w a lo largo de su longitud, junto con otros pardmetros geométricos. Los
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pardmetros 6, y 6y son los desplazamientos horizontal y vertical del extremo libre y ¢g es
la pendiente de la viga se obtiene en el extremo libre de la misma. El sistema coordenado de

referencia se fija en el extremo empotrado (figura B.1).

w
FIEATIENYR X
w
s
By
Alx,y)
Po
|
L -0y Oy

Figura B.1: Esquema de la viga flexionada y definici6n de los pardmetros geométricos. Ref. [8]

Ahora, considerando un punto A(x,y) cualquiera tal que A pertenece al eje neutro de la viga, el

momento flector M en dicho punto puede calcularse de la siguiente manera:

L
M(s) = ] w [x(u) — x(s)]du (B.3)
S
Derivando esta ecuacién y considerando cosg = ?1—’;, se obtiene:
dM
— = -w(L - B.4
ds w(L — s)cosg (B.4)
Sustituyendo en (B.2):
dy 1
- — B.
s EIW(L s)cosg (B.5)
Sin embargo, por geometria pude deducirse que
de
= -— B-6
Y= ds (B.6)
sustituyendo esta expresion en la ecuacion (B.5) se tiene
d? 1
d_;g = —EW(L — 5)cos@ (B.7)
Para esta ecuacion pueden considerarse las siguientes condiciones de contorno
9(0) =0
do(L
ds
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dy

75 la posicion (x,y) de la

A partir de las relaciones trigonométricas Cos@ = ‘3—;5 y seng@ =

viga deformada puede calcularse:

x(s) = /scoscp(s)ds (B.9)
0

y(s) = /ssen(p(s)ds (B.10)
0

(B.11)

Finalmente, la deflexién maxima puede calcularse:

S = L —x(L) (B.12)
Sy = w(L) (B.13)

Con esta expresion puede evaluarse el efecto de la geometria y las propiedades elésticas en la

deflexion de una lamina flexible.
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